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第１章 序論 
 
 日本人の死亡原因の上位を占めるのは、悪性新生物（癌）、心疾患（心筋梗塞、狭心症な
ど）、脳血管疾患（脳梗塞、脳出血など）である。この内、心疾患と脳血管疾患は血液の循
環障害が原因となっている。血液の循環障害が起こるとこれらの病気だけでなく、冷え性
や肩こり、生活習慣病の原因にもなってしまう。この血液の循環障害は血液の粘性が大き
く関わっているので、血管内の血液レオロジーを計測することは、動脈硬化の一因と考え
られている血管内皮細胞の評価だけでなく、循環器系疾患の予防、健康管理の指標として
重要な役割を担う。よって、社会の高齢化が進む現在、簡便であるが定量性の高い血液レ
オロジーが計測できる装置の開発が望まれている。 
 血液の粘性は、赤血球の変形能の低下や集合現象、ヘマトクリット値の上昇、白血球や
血漿の粘弾性特性の変化等により上昇する。また、血液の粘性は一般にずり速度に依存し
た非ニュートン流体であり、ずり速度が大きくなると粘度が大きく低下する、いわゆるレ
オロジー的な性質である。このように血液の粘性は非常に複雑な性質なので、採集血液で
の血液粘性の計測は多くの方法が提案されているが、日常の健康管理で使えるような簡便
な非観血的方法は未だ開発されていない。そこで本稿では、皮膚に血圧以上の圧を印加す
ることによって生じる毛細血管からの血液の流出を、皮膚に光を照射し生体内部を伝播す
る光を観測する事によって、毛細血管中のヘモグロビン濃度を計測できる装置を開発し、
そこから血液の粘性の推定を行なった。 
 人の皮膚表面には多数の毛細血管があり、これが皮膚細胞への直接的な血液循環をつか
さどっている。この皮膚表面の毛細血管は、血圧以上の圧を印加すると毛細血管から血液
が流出し、圧を印加された皮膚下における毛細血管中の血液量が徐々に減っていく。この
毛細血管から流出する現象は、圧を印加されることにより血管径が小さくなり、血液が押
し出されることで起こる。しかし、毛細血管径が小さいために流出する血液量は限られ、
他の圧を印加されていない血管系へゆっくりと流出していく。また、血管径が微小になる
ことで赤血球の集合化や変形能低下といった粘性の影響で、さらに流出量が減っていくこ
とになる。つまり、圧印加による毛細血管の血液の流出を観測することで、血液の粘性を
計測できると考えられる。 
皮膚表面下の毛細血管の血液流出を観測するために、光センサーと LED の光（可視光）
を用いることによって、非観血的で容易な測定法を提案する。光（可視光）は、生体内に
おいてヘモグロビンやその他の生体構成物質の吸収が大きく、殆ど透過することができな
い。しかし、皮膚に圧を印加する事により毛細血管中から血液が流出すると、それに伴っ
て血液（ヘモグロビン）が減り、圧印加前と比べ、生体内での光の吸収が減少する。つま
り、圧印加によって毛細血管中の血液が流出し、血液量（ヘモグロビン量）が少なくなる
につれて光が透過することになる。この時の受光強度の変化を観測することで、毛細血管
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中の血液量（ヘモグロビン量）の変化を測定でき、血液の粘性を計測できることになる。 
 本稿では、上記の原理を基に非侵襲的で容易に毛細血管中のヘモグロビン濃度を計測で
きる装置を開発し、この装置で得られる加圧後の受光強度変化から、毛細血管中のヘモグ
ロビン量と、血液流動特性を評価する方法を検討してきた。この手法により、血液レオロ
ジーが評価できれば、容易で家庭でも日常的に健康管理ができるシステムの実用化への第
一歩となると考えられる。 
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第２章 血液特性の非観血的評価法の検討 
 
本章では、非観血的な血液特性評価の意義を述べるとともに、複雑な血液のレオロジー
を考慮し、そこから皮膚や毛細血管系の構造と圧印加による血液動態や生体での光の伝播
について議論することから、血液特性の非観血的評価方法の基本原理を検討し、その原理
について述べる。 
 
2-1．血液特性の非観血的評価の意義 
 
 日本人の死亡原因の割合を graph.2-1、血液循環障害と疾病の関係を table.2-1 に挙げる。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Graph.2-1 日本人の死亡原因 
 
疾病 原因 
脳血栓、心筋梗塞 血栓が血管径の小さい血管でつまることで生じる 
死因の 3 割を占める 
エコノミー症候群（下肢静脈血
栓症と肺塞栓症の合併症） 
同じ姿勢の継続と血液水分量の低下により血栓ができ、
それが肺でつまる 
褥瘡 皮膚下の毛細血管系への血液循環の低下により発赤、腫
脹等が生じる 
生活習慣病（貧血、冷え性、肩
こり等） 
血液循環低下で生じる 
Table.2-1 血液循環障害と疾病の関係 
42%
12%
16%
30%
悪性新生物 心疾患 脳血管疾患 その他
平成１９年　『人口動態統計の年間推計』より引用
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Graph.2-1 より、日本人の死亡原因を占めるのは、悪性新生物（癌）、心疾患（心筋梗塞、
狭心症など）、脳血管疾患（脳梗塞、脳出血など）であることが分かる。このうち約 3 割
を占めている心疾患と脳血管疾患の 2 つは、動脈硬化等の血管の老化や血液の流れが悪く
なることが原因となっている。また、Table.2-1 より、血液循環障害は様々な疾病と関連し
ている事が分かる。この血液の循環障害は血液の粘性が大きく関わっているので、血液の
粘性が上昇すると病気になり易い。血管内の血液レオロジーを計測することは、動脈硬化
の一因と考えられている血管内皮細胞の評価だけでなく、循環器系疾患の予防、健康管理
の指標として重要な役割を担う。 
 血液レオロジーを計測する方法として、血液成分検査や MC-FAN などの病院での生体
への侵襲行為、採血を要するものが主であり、また手間や費用などが掛かるので簡単に調
べる事はできない。上記より、社会の高齢化が進む現在、簡便に血液レオロジー計測が可
能で日常的に健康管理ができるシステムの開発が望まれている。 
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2-2．血液特性の非観血的評価法の基本原理 
1）血液のレオロジーと血管系の構造 
血液の粘度は一般に、ずり速度に依存した非ニュートン流体であり、ずり速度が大きく
なると粘度は大きく低下する性質がある（ずり流動化）。これは、血液構成成分の流体力学
的特性だけでなく各成分間の化学や摩擦的相互作用に基づいているため、非常に複雑とな
っている。血液の粘性を決める主な要因を以下で述べる。 
 
・赤血球の変形能の低下 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.2-1 赤血球の変形流動 
 
赤血球は他の血液成分より比較的大きく、物理的な外力に対して最小のエネルギー
で変形し、流動抵抗を減らすことで微小な毛細血管を流れている。Fig.2-1 にその概要
図を示した。通常は円盤状の形をしているが、微小な毛細血管などを流れるときはパ
ラシュート形（軸対称）あるいはスリッパー形（面対称）のような比較的均質に変形
する。このとき、変形能が低下した硬い赤血球はより細い血管内で大きな外力が作用
しないと変形せず、これが粘性の上昇に繋がる。変形能の低下には、以下のような要
因が関わってくる。 
・pH や温度の変化等の物理的要因 
・老化・疾患による要因 
・薬物による要因 
 
・赤血球の集合現象 
Fig.2-2 で示すように、赤血球の集合現象は、血液の流速が遅くなる等による低ずり
速度で赤血球の集合体が形成される現象である。赤血球集合が流れると低ずり速度領
域での粘度が上昇するが、集合体で形成されて流れが滞るとさらに集合体を形成しや
すくなり、ますます粘度上昇といった悪循環を繰り返すのがこの現象の特徴である。
赤血球の集合現象は様々な要因があるが、以下に主なものを記す。 
赤血球
毛細血管
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・ 赤血球数の増加 
・ ずり速度低下 
・ pH、温度、浸透圧の変化 
・ 生理的要因（年齢、性別、喫煙） 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.2-2 赤血球の集合現象 
 
 ・その他の要因による粘性上昇 
  上記に赤血球による 2 つの主な要因を述べたが、それ以外の要因を以下に挙げる。 
・ 白血球は赤血球よりサイズが大きいため、赤血球の流動に影響。 
また、白血球自体も血管内皮へのローリング、粘着による血液抵抗の増加。 
・ 血漿の状態変化による赤血球への二次的影響。 
・ 血小板による粘性や血栓を形成することによる血管抵抗の増加 
・ 血管抵抗（血管内皮細胞）の変化 
 
 以上のように血液の粘性を決める要因は、血液のレオロジー的性質が大きく関わって
くるので、非常に複雑なメカニズムとなっている。 
 
 
 
 
 
 
 
 
流速が早い場合
流速が遅い場合
集合現象
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2） 血管系の構造と圧印加による血液動態 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.2-3 皮膚の概略図 
 
血管の種類 場所 血圧 
毛細血管 真皮 30mmHg 以下 
静脈 皮下組織 10mmHg 以下 
動脈 皮下組織 150mmHg 以下 
Table.2-2 血管の場所と血圧 
 
 Fig.2-3 に皮膚の概略図、Table.2-2 で血管の場所と血圧の関係を示す。Fig.2-3 のよう
に皮膚は非常に薄い表皮という膜で覆われており、その下の真皮という構造に毛細血管系
があり、さらに深くの皮下組織に静脈系や動脈系が存在する。この動脈系から毛細血管系
に血液が流れ込み、毛細血管系において細胞が栄養補給や老廃物の処理を行ない、その後
静脈に血液が流出するという血液循環になっている。これらの血管系は体中に張り巡らさ
れており、また皮膚表面から浅い所にあるので、Table.2-2 より、動脈血圧の 150mmHg 以
上の圧を皮膚に印加すると、圧を印加されていない血管系への血液の流出が起こる。これ
は、実際に皮膚を指などで押し、皮膚の色が変わることからも明らかである。そこで、皮
膚表面に 150mmHg 以上の圧を印加したときの血液の動態を考える。 
 血圧以上の圧を印加されると、血管系は圧を印加されていない血管系への血液の流出が
起こる。このとき動脈と静脈は血管径が大きいため血管の抵抗が少なく、大量に流出を始
め、僅かの時間で殆どの血液は圧が印加されていない血管系へ流出する。しかし、毛細血
表皮
真皮
皮下組織
動脈
静脈
毛細血管
1mm程度
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管の場合は血管径が非常に小さく血管の抵抗が大きい為、圧印加による血液の単位時間当
Fig.2-4 毛細血管の概略図 
 
たりの流出量は少量であり、圧印加されている毛細血管の全ての血液が流出（閉鎖）する
のに多くの時間を費やすと考えられる。この毛細血管での血液動態を以下で説明する。 
 
Fig.2-4 に毛細血管の概略図を図示した。毛細血管の直径は 3~10μm であり非常に小さ
く、このため血管の抵抗が動脈や静脈に比べ大きくなっている。圧が印加されると血管径
が小さくなりさらに血管の抵抗が増大し、血液の流出が少なく閉鎖に時間がかかる。また、
毛細血管の直径に対して赤血球は直径約 8μｍ であり、血液成分の容積比率（ヘマトクリ
ット値）およそ 45％、血球容積比率およそ 96％ であるので、他の成分と比較して血流と
強く関連している。前述の赤血球の変形能より、通常は中心部が薄い円盤状をしているが、
赤血球と同程度かそれ以下のサイズの微小な毛細血管を通過するときは、Fig.2-4 のように
パラシュート（軸対称）あるいはスリッパー形（面対称）のような比較的均質に変形して
流動する性質がある。圧を印加されることにより毛細血管径が小さくなると赤血球が変形
して流出すると考えられるが、赤血球が何らかの原因で硬化していると、血管抵抗が増大
することでこの流出が遅くなり血液の粘性上昇に繋がる。また赤血球の集合現象で述べた
通り、圧印加による血管抵抗増大によって血流が遅くなり、それによりずり速度が小さく
なると集合現象が生じる場合があり、流出が遅くなりさらに血液粘性が上昇してくる。こ
れらのことより毛細血管中の血液は、他の血管系に比べて大きい血管抵抗が圧を印加する
ことでさらなる増大が起こり、流出する血液量が非常に減少していく。そして赤血球の変
形能の低下や集合現象等の粘性要因があると、血液の流出量がさらに減少する。 
 以上のより、皮膚に血圧以上の圧を印加すると動脈・静脈系において血管が短時間で閉
鎖され、圧が印加されていない血管へと大量に血液が流出するが、毛細血管系において短
時間では閉鎖せずに徐々に流出していく。この時に生じる毛細血管での血液流出量の減少
は粘性と非常に関連があり、毛細血管の血液流出を観測すれば血液の粘性を計測できると
考えられる。 
 
 
白血球（8~20μm）
赤血球（8μm）
血小板（2~3μm）
血漿（液体）
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3）血液特性の非観血的評価法の基本的アイディア 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
（a）圧印加前 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
（b）圧印加後 
Fig.2-5 非観血的血液評価法の概要図 
T R光源
毛細血管
静脈
動脈
光検出器
光伝播経路
T R
150mmHg以上の圧印加
光伝播経路
血液の流出
毛細血管
静脈
動脈
光源 光検出器
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 非観血的血液評価法の概要図を Fig.2-5 に示した。 
まず生体表面に光源と光検出器が同一平面にある場合、光源から照射された光は血管系
を曲線的に伝播し、光検出器に到達する。 
 ここで、生体表面に動脈の血圧（150mmHg）以上の圧を印加すると血管の血液流出が始
まる。動脈・静脈は圧印加開始から短時間でほぼ閉鎖するのに対して、毛細血管の流出は
遅く閉鎖には非常に時間がかかる。その時の毛細血管からの血液流出を観測し、そのとき
の受光強度変化より、毛細血管のヘモグロビン濃度を算出し、血液の粘性が推定できると
考えられる。我々は血液流出の観測を加圧開始から 10 秒間で血液粘性の評価を行った。 
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2-3．電気回路による血管系のモデル化 
1）血管系の電気回路モデル 
 
電気回路モデルと血管流路パラメータとの対比として以下に示す。 
 電圧 V―＞血管内圧 P 
  電流 I－＞血流量 S 
 
１）動脈系（流れの変化が遅い場合） 
  流れの変化が遅い動脈系では、Fig.2-6 のような電気回路モデルで表される。（＊文献 3）
一般の動脈自体も同じ等価回路で表せるが、ここは異なるパラメータを用いることにする。 
 
血流抵抗（血管抵抗） 
0 4 4
8 Pa sR
R m
µ
pi
 
=   
     （2-1） 
血液リアクタンス 
0 2
4
3
L
R
ρ
pi
=            （2-2） 
血管系のキャパシタンス（血管内に蓄えられる血
液量） 
Fig.2-6 動脈モデル       
3 22 (1 )RC
Eh
pi σ−
=         （2-3） 
 ここで、 
  ρ  ： 血液の質量   Ｒ ： 血管の内径 
µ  ： 血液の粘性率  Ｅ ： 血管壁のヤング率 
σ  ： 血管壁のポアッソン比  
 
とすると、血流抵抗（2-1）式は、血管の半径が大きいほど抵抗が小さく、血液の粘性が
大きいほど抵抗が大きくなることを表している。 
一般に（2-1）式は血管抵抗と呼ばれているが、式中に血液の粘性 μ が含まれているよ
うに血液特性にも依存し、厳密には血液が流れるときに受ける抵抗の意味からここでは血
流抵抗と呼ぶことにする。 
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２）静脈系 
 定常流が静脈内を流れ、かつ静脈内には逆流を防ぐ静脈弁があるので、その電気等価回
路は、Fig.2-7 のように表される。（＊文献 3 ） 
 
 
Fig.2-7 静脈モデル 
 
  ここで、R0 は、血流抵抗（血管抵抗）であり 
0 4
8R
R
µ
pi
=                        （2-4） 
で表される。 
 
３）毛細血管系 
 動脈系と静脈系は上記のように表されるが、次に毛細血管系のモデルを考えることにす
る。毛細血管は内皮細胞 1 層でできている血管であり、動脈のように自ら筋組織を持たな
い。また静脈系のような理想ダイオードとしてモデル化できる静脈弁もないため、Fig.2-7 
に示す静脈モデルを変形し、Fig.2-8 のような等価回路を毛細血管系のモデルと考える。 
 
 
すると、Fig.2-8 (ａ)、（ｂ）のような 2 つのモデルが考えられる。ここで、(ａ)は毛細血
管系からの血液の流出時、（ｂ）は流入時に用いることにする。 
姿勢による重力の影響 
組織圧 
 
   Fig.2-8（ａ）毛細血管形モデル 1 
 
Fig.2-8（ｂ） 毛細血管系モデル 2 
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Fig2-8 において、血流抵抗（血管抵抗）R0 は、静脈系の場合と同じであり 
0 4 4
8 Pa sR
R m
µ
pi
 
=   
                    （2-5） 
である。 
 ここで、毛細血管に蓄えられている血液量 Q は、血管半径 R を用いて 
2 3[ ]
m
Q n l R mpi=                     （2-6） 
と近似できる。ここで、n は対象としている毛細血管の本数であり、lm は毛細血管の平均
長さである。 
（2-6）式を（2-5）式に代入すると、 
 
2 2
0 2
8 mn lR Q
pi µ
=                          （2-7） 
 
ここで、血流抵抗は血液粘性 µ  に比例すること、また血流抵抗自体は血管中に蓄えら
れている総血流量に依存して変化していくことに注意する必要がある。つまり、血管に一
定の外圧を加え、内部の血液が静脈系に流出していく場合を考えると、時間と共に減少す
る血液量 Q の大きさに応じて、血流抵抗 R が増加し、これが流出血液量を抑える働きを
することになる。 
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2）圧印加時の血液動態 
 
 皮膚に動脈の最高血圧よりも高い圧力を与えた場合を考える。このとき、動脈に関して
は動脈の低い血液抵抗を通じて（動脈の半径は、毛細血管系に比べて充分に大きい）内部
の血液は急速に放出される。同様な現象は、静脈系に対しても起こり圧の印加と共に静脈
系の低い血流抵抗を通じて内部の血液は流れ出す。しかし毛細血管に蓄えられた血液は、
外部から加えられた圧力を受け、静脈系に流れ出そうとするが、毛細血管系の高い血流抵
抗により、この流出は非常にゆっくりしたものになる。また毛細血管中の血液の流出と共
に、毛細血管系の半径 Ｒ が減少するため、これに伴い（2-5）式より血流抵抗は大きくな
り、流出量は更にゆっくりしたものになる。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.2-9 圧印加時の血液動態 
 
Fig.2-9 に圧印加での血流動態を示す。このとき等価電気回路は、静脈系の血液抵抗が毛
細血管系に比べて充分に小さいと考えられるので、Fig.2-10 にようになる。 
 
ここで、 
 
C：毛細血管中の容量 
ここに蓄えられている電荷 Q が血液量に相当 
 
R0：血流抵抗 （2-7）式と同じ 
Pa：外部から加えた圧力 
  （単位は Pa/m） 
 
 
この毛細血管系から外部に流れ出す血流量
 
 
 
Fig.2-10 圧印加時の毛細血管系 
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（電流）Ｉ は、 
 
2 3
2 2 /8
a a
m
P PI Q m s
R n lpi µ
 = =                   （2-8） 
ここで、
dQI dt=  を考慮すると、毛細血管系に蓄えられている血液量 Q が満たす微分
方程式として（2-9）式を得る。 
 
毛細血管中の血流量 Q が圧印加後に満たすべき微分方程式 
2dQ Q
dt
α= −                         （2-9） 
ただし、 
2 2 2 3
/ 1[ ]
8
a
m
P Pa m
n l m Pa s m s
α
pi µ
= =             （2-10） 
 
 （2-9）式の物理的な意味を図示すると Fig.2-11 のようになる。 
 
 
動脈系
（閉鎖 ）
毛細血管系 静脈系
Q 1
Q 2
lm
時刻Ｔ
１
時刻Ｔ
２
血流の流出
血管半径Ｒの減少
血流抵抗Ｒ０の増大
単位時間当たりの
　血液流量の低下
外部からの圧Ｐａ
外部からの圧Ｐａ ｄＱ／ ｄｔの減少
 
Fig.2-11 外部からの圧印加時における血管動態 
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3）毛細血管中の血液量と受光強度の関係 
 
前述である毛細血管中の血液量 Q が満たす微分方程式（2-9）は以下のように解析的に
解くことができる。 
まず両辺を Q2 で除算し、Q の微分を Q’ とすると、 
2
'Q
Q α= −                              （2-11） 
この式は、 
1
α
′ 
= 
 Q
                             （2-12） 
より、 
 
毛細血管中の血液量 Q の方程式 
1Q
t Cα
=
+
                            （2-13） 
ただし、 
2 28
α
pi µ
=
a
m
P
n l
 
 
ここで C は積分定数であり、t＝0 のときの初期血流量を Q0 とすれば、C=1/Q0 の関係が
ある。 
 
また、ここで血液量 Q と毛細血管中を通り、再度生体表面に置かれた光検出器で観測さ
れる光の強度との関係を示す。光検出器で観測される光の強度は、 
 
R B T TI K A A I=                           （2-14） 
 
ここで、AB 、AT はそれぞれ、血液中での光の減衰と組織中での光の減衰である。また 
IT は入射光の強度、K は係数である。 
式（2-14）の時間変化を考えると、 
R B
T T
I AK A I
t t
∂ ∂
=
∂ ∂
                         （2-15） 
血液による減衰と血液量の間に近似的に次の関係式が成り立つものと考えると、 
BA Q
t t
β∂ ∂= −
∂ ∂
                           （2-16） 
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受光強度と血液量との間の関係式として、 
R
T T
I QK A I
t t
β∂ ∂= −
∂ ∂
                        （2-17） 
を得る。 
 Q およびそのとき観測される受光強度 IR を示す。 
 
Fig.2-12 微分方程式の解（血液量 Q と受光強度 IR） 
 
 ここで α が関数形を決めるパラメータになるが、この α は式（2-10）より血液粘性
の逆数に比例し、このことから α を実験データから推定することにより血液粘性の評価
ができる。α を変化させた血液量 Q を Graph.2-2 に示す。 
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血液量Qの時間変化
0
0.2
0.4
0.6
0.8
1
1.2
時刻t
相
対
血
液
量
α=0.05
α=0.1
α=0.2
α=0.3
α=0.5
 
Graph.2-2 血液量 Q の時間変化による推移 
 
 ここで α の物理的意味を議論する。 
圧を加えたときの血液量の変化を表す運動方程式（2-9）式のパラメータ α は、 
 
2 28
a
m
P
n l
α
pi µ
=                           （2-10） 
 
で与えられる。このパラメータは、式（2-9）の微分方程式でも明らかなように、血液量 Q
の（圧印加による）減少の速さを表しているが、このパラメータを決める要因について列
記してみる。 
 
① 血液の粘性 μ 
    粘性 μ が大きく血液の流動性が失われると α は小さくなる。 
    一方、粘性が小さいほど（つまり血液の流動性が高いほど）α は大きく
なる。 
 
② n および lm 
    いま毛細血管の圧印加前の総容量（総血液量）を Q0 とすれば、 
2
0 I mQ R nlpi=                   （2-18） 
        の関係があるので、（ただし RIは圧印加前の血管の半径） 
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0
2m
I
Q
nl
Rpi
=                    （2-19） 
        n，lm は、毛細血管内の血管の総延長に相当するパラメータであり、毛細
血管系の総血液量には依存しない。（式（2-19）で、内径の項で除算して
いることからもわかる通り）。つまり圧を加える面積に依存したパラメー
タである。 
 
    ③ 印加圧力 Pa 
        印加圧力が大きくなると α が大きくなる。 Pa の影響を除くには、常
に 
        一定圧力を加えるか、α の代わりに Pa で正規化した値、 
/N aPα α=                   （2-20） 
        を使えばよい。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 21
 
2-4.ヘモグロビン濃度計測の基本原理 
 
1） 受光強度からのヘモグロビン濃度の定式化 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.2-13 光源-光検出系 
 
Fig.2-13 に生体への光源-光検出系の概要を示す。ここで等価光路長、生体組織での減衰
係数、検出器効率の 3 つをそれぞれ仮定して定式化を行なう。 
 
① 本来、入射光は生体組織中で多重散乱しながら検出器に到達するが、ここではあ
る光路を通って、検出器に到達するものと考える。ここで、この等価光路長を lとする。 
   また、この光路は毛細血管の血液の有無によらず常に一定であると考える。 
  Lambert-Beer 則によれば、血液中のヘモグロビン（酸化、還元ヘモグロビンの混合
物）による減衰は、 
( )expBA cε= − l                     （2-21） 
  で与えられる。 
   ここで、ε ：光の波長によるヘモグロビンの吸光係数（単位：1/mm） 
      c：組織中のヘモグロビン濃度（割合であり 0 ~ 1 の値をとる無次元量） 
② 生体組織での光の減衰を AT とする。 
   この減衰には、組織の減衰のほか、圧を充分長い時間印加した後でも組織中に残存
している血液成分による減衰も含まれる。 
 
  ③ 検出器の検出効率を K とする。 
   このとき、検出器の出力 Ｉr は、毛細血管系の血液の圧印加による有無により 
T R光源
毛細血管
静脈
動脈
光検出器
光伝播経路
l ：光路長
I0 K
直接伝播光Ｉ
Ｄ
AT：生体組織での
光の減衰
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（ａ）圧を加える直前（血液がある状態）での検出器出力 IrB 
0 exp( )rB T DI K I A c Iε= − +l              （2-22） 
      ここで ID は Fig.4-1 に示すように、光源―検出器間の直接伝播光 
     （外光も ID に含まれる） 
 
（ｂ）圧を加えてから充分に時間がたった後のヘモグロビンでの光の減衰が全くな
いときの検出器出力 IrT 
0rT T DI K I A I= +                   （2-23） 
と表すことができる。直接光 ID が測定できるとすると、これを式（2-22）、式（2-23）
式から減算した値は、 
( )0 exprB rB D TI I I K I A cε′ = − = − l           （2-24） 
0rT rT D TI I I K I A′ = − =                 （2-25） 
 
式（2-24）、式（2-25）式の対数をとると、 
 ( ) ( )0ln lnrB TI K I A cε′ = − l                       （2-26） 
( ) ( )0ln lnrT TI K I A′ =                           （2-27） 
よって、 
 ( ) ( )ln ln ln rTrT rB
rB
I
c I I
I
ε
 ′
′ ′= − =  
′ 
l                     （2-28） 
これより、等価光路長 l、ヘモグロビンの吸光係数 ε  を既知として、ヘモグロビン
の濃度 c は、 
  
ln rT
rB
I
I
c
ε
 ′
 
′ 
=
l
                           （2-29） 
 
として求められる。 
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2） 任意の時間（圧印加開始からの時間）でのヘモグロビン濃度の推定 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.2-14 受光強度の時間変化のグラフ 
  
圧印加開始時刻 t = ttでの検出器出力（受光強度）は、直接伝播光 ID を無視すると式（2-22）
より 
0 exp( )ε= − lrBt T tI K I A c                  （2-30） 
となる。ここで ct は時刻 tt でのヘモグロビン濃度とする。 
一方、 
0rT TI KI A=                           （2-31） 
である。これより、 
    
( )exp ε= − lrBt t
rT
I
c
I                      （2-32） 
となり、これより、任意の時刻におけるヘモグロビン濃度 ct は以下のようになる。 
 
    
1 ln
ε
 
=  
 
rT
t
rBt
I
c
l I
                        （2-33） 
 
 
受光強度
時間t1 te0
IrB1
圧印加により血液の流出が生じ始める
t1 :  加圧開始時間
te :  加圧終了時間
IrBt
tt
IrT
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また、圧印加直前のヘモグロビン濃度を 初期ヘモグロビン濃度「 C0 」と定義すると 
Lambert-beer 則より以下の式で求められる。 
0
1
10 ln( )IC
Iε
=
l
                           （2-34） 
 
ここで、ε：吸光係数 ( 1/mm ) 
l：光路長 ( mm ) 
I0：無限時間後の受光強度 I1：加圧直前における受光強度 
 
 この C0 の物理的意味は、生体内の伝播経路長を一定と仮定したときの組織体積に対す
るヘモグロビンの体積量である。 
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第３章 ヘモグロビン濃度の定量的計測 
 
 本章では、ヘモグロビン濃度の定量的な計測法を検討し、その原理について述べる。 
 
3-1．定量的計測のための検討 
 
 ヘモグロビン濃度を定量的に測定するには、いくつかの課題がある。ここでその課題を
列挙する。 
 
課題 １．酸化ヘモグロビン（HbO2）と還元ヘモグロビン(Hb)の吸光係数の違い 
課題 ２．組織の吸光係数の違いによる生体内の光伝播経路 
課題 ３．動静脈シャントによる、測定ごとに変化する毛細血管中の血液量 
 
 
始めに、課題 １ の対策として、酸化ヘモグロビンと還元ヘモグロビンの吸光係数が
ほぼ等しいとされる緑色光を用いた。波長による吸光係数の違いを示したグラフを 
Graph3-1 に示す。これにより、血管内の酸化ヘモグロビン量と還元ヘモグロビン量の比
率によらず、ヘモグロビン濃度の測定が可能と考えられる。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Graph3-1 波長－モル光吸収係数 
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次に、課題 ２ だが、本章では課題 ２ の対策について詳しく後述する。 
生体組織中での光の伝播は、LED と受光素子がある距離を置いて配置されているとき、
いわゆるバナナシェープ型となりこれは密着型配置の場合でも、また非密着型で散乱光計
測の場合でも同じである。このバナナシェープは、組織の吸光係数により形が変わり、そ
れに応じて真皮中の毛細血管部を通過する光路長が変化する。光路長が変わると、推定ヘ
モグロビン濃度に誤差が生まれる。この光路長の変化による誤差は、真皮の吸光係数の大
きさに依存しているため、同一人が同一部位を計測する場合には、単に測定値にある係数
が乗算されるだけである。しかし、複数人での相互比較や、血液粘性特性の評価では、ヘ
モグロビン濃度の絶対的計測が必要になるため、できるだけ真皮がどのような吸光係数を
とったとしても光路長が変化せず、絶対計測ができるような測定系が望ましい。 
 
 このような立場から、ここではヘモグロビン濃度の定量計測ができるような測定系の構
成について検討を加える。 
 
 ただし、検討に当たっては次のような仮定を設ける。 
 
仮定１．生体表面に近い方から、表皮、真皮で構成される皮膚構造のうち毛細血管は主に、
真皮部の皮膚表面に近い部位に存在する。この仮定は、実際の解剖学的観察とも
一致する。 
 
仮定２．生体組織からの散乱は多重散乱を考慮せず、ある部位で １ 回だけ入射光が散乱
し受光素子に到達するものと考える。実際には生体に照射した光は多重散乱を生
じ複雑に伝播し光路長が長くなる。よって組織の光吸収の影響を大きく受けてし
まい、検出される光の強度は弱くなる。この意味で、1 回のみ散乱するという仮
定は、第一近似としては妥当と考えられる。 
 
ここで生体皮膚内での光伝播を考えるに当たって、皮膚の構造を示す。 
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1. 皮膚は表皮と真皮からなり、表皮の厚みは 0.2ｍｍ 程度、表皮＋真皮の厚みは 1.5ｍｍ
程度 
2. 表皮は表面から、角質層、顆粒層、有刺層、基底層からなる。 
3. 皮膚の色調を与えるのは次の 3 つの原因。 
(ア) メラミン色素（表皮の基底層：黒色人種で強く形成） 
(イ) カロチン（表皮の顆粒層：黄色人種で強く形成） 
(ウ) ヘモグロビン（真皮層上部にあり皮膚の“赤み”に関係） 
 
 
最後に課題 ３ について述べる。 
一般に血液は「動脈→毛細血管→筋肉→毛細血管→静脈」と流れるが、「動脈→シャント
→静脈」と流れる場合がある。この短絡経路を動静脈シャントという。動静脈シャントに
より、毛細血管を流れる血液量（ヘモグロビン量）は同一人物においても変動する。そこ
で、ヘモグロビン濃度が規定値に達してから流動性を測定するようなパラメータ推定法を
考案した。それについては、第 ４ 章で述べる。 
 
 
Fig.3-1 皮膚の構造 
（文献＊7） 
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3-2．表皮‐真皮 3 層皮膚モデル 
 
 ここでは先に示した皮膚の構造を元に皮膚の光伝播モデル（表皮‐真皮 3 層皮膚モデ
ル）を構成した。 
 
Fig.3-2 に示すように、生体を表皮(厚み：d1、吸光係数μ1)、毛細血管を含む真皮（厚み：
db、吸光係数μ2 ）、毛細血管を含まない真皮（吸光係数μ2）の 3 層から構成されている
と考える。また毛細血管中のヘモグロビンの吸光係数を c ＊μb（ここで c はヘモグロビ
ンの組織中での体積濃度、μb はヘモグロビンの吸光係数）とする。さらに LED から放射
された光は生体内の点 Ｐ で散乱され、光センサーで受光されるものとする。Fig.3-2 に示
すように、この系では LED－光センサーは生体表面に対して高さ ds に置かれ、その間に
幅 w0、厚み d0 の光遮蔽物が置かれていると考える。 
また光の散乱は、毛細血管を含む真皮、毛細血管を含まない真皮の 2 層で生じ、表皮部
では光の散乱が無視できるものとする。 
P(x,z)
x
z
生体へのコンタクト層
表皮
毛細血管を
含む真皮
毛細血管を
含まない真皮
厚みｄ
１
厚みｄ
ｂ
ds0
d0
w0
wd
LED 光センサ
光遮蔽物
生体皮膚
光散乱は表皮ではほとんど生じず、
主に真皮で生じる。
11l
1Bl
12l 22l
2Bl
21l
1θ 2θL
θ
 
 
               Fig.3-2 皮膚の光伝播モデル 
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このとき点 P が毛細血管を含まない真皮部にあるときの受光強度 IR は、毛細血管中に
血液が存在するとき Lambert-beer 則より、 
( ) ( ) ( ) ( )( )( )
, 1 1 2 2 2 1,0 2,0exp exp exp exp 1/ 1/R B T R c b b bI KR R S c lµ µ µ µ= − − − −l l l l l  
                                     （3-1） 
また毛細血管の血液が加圧により流出したときには、 
( ) ( ) ( )( )( )
, 1 1 2 2 2 1,0 2,0exp exp exp 1/ 1/R B T R c bI KR R S lµ µ µ= − − −l l l l  
                                   （3-2） 
ここで、 
1l ：表皮層の往復での光路長（往路を 1,1l 、復路を 2,1l とすれば、 1 1,1 2,1= +l l l ） 
bl ：毛細血管を含む真皮層の往復での光路長（往路を 1,bl 、復路を 2,bl とすれば、
1, 2,b b b= +l l l ） 
2l ：毛細血管を含まない真皮層の往復での光路長（往路を 1,2l 、復路を 2,2l とすれば、
2 1,2 2,2= +l l l ） 
また 1,0l は点 Ｐ までの往路の光路長、 2,0l は点 Ｐ からの復路の光路長であり、 
( )
2
2
1,0 2
s
s
wd z x = + + + 
 
l                     （3-3） 
( )
2
2
2,0 2
s
s
wd z x = + + − 
 
l                     （3-4） 
さらに次のような式が導出できる。 
1
1,1 1,0
s
d
z d
=
+
l l                            （3-5） 
1, 1,0
b
b
s
d
z d
=
+
l l                            （3-6） 
( )1
1,2 1,0
( )b
s
z d d
z d
− +
=
+
l l                        （3-7） 
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1
2,1 2,0
s
d
z d
=
+
l l                           （3-8） 
2, 2,0
b
b
s
d
z d
=
+
l l                           （3-9） 
( )1
2,2 2,0
( )b
s
z d d
z d
− +
=
+
l l                       （3-10） 
 
TR 、 RR は LED と受光素子の指向性であり、指向性が余弦関数であらわされる場合、 
1
1,0
cos sT
d zR θ += =
l
                        （3-11） 
2
2,0
cos sR
d zR θ += =
l
                        （3-12） 
で与えられる。 
 
 また(1)、(2)式中の K は受光素子の感度、Sc は生体組織の散乱係数（ただし、表皮組織
は 0 と仮定）である。 
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3-3．組織の吸光係数に依存しないヘモグロビン濃度の計測系 
 
 光の伝播モデルが（3-1）、（3-2）式のように表される場合、組織の吸光係数に依存しない
ようにヘモグロビン濃度を計測するにはどのようにすればよいかを検討する。その条件と
して、 
 
条件 １．光の散乱が毛細血管を含まない真皮層で起こる。 
条件 ２．毛細血管を含む真皮層を光はほぼ垂直に透過する。 
 
である。このとき、光はヘモグロビンを含む真皮層を往路、復路の計 2 回通過するので、
光路長は、ヘモグロビンを含む真皮層の厚みを dbとするとき、ほぼ 2db と近似できる。 
 
 この様子を Fig.3-3 に示す。 
 
Fig.3-3 組織の吸光係数の影響を受け易い系（ａ） 
組織の吸光係数の影響を受け難い系（ｂ） 
 
 Fig.3-3（b）のように光遮蔽物の大きさを最適化して、光の散乱が最深部の毛細血管を含
まない層で主に生ずるような系の構成にすると、毛細血管を含む層を光は往路、復路の 2 
回、ほぼ垂直に透過するようになり、組織の吸光係数の影響を受けにくく、光路長は変化
せず、ヘモグロビン濃度の定量計測ができるようになる。 
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第４章 血液流失特性の評価法 
 
本章では、測定されたヘモグロビン濃度の時間変化より、血液の粘性を推定する方法に
ついて検討を行い、その方法で得られた値の変化から起こりえる血液レオロジーの物理現
象を考察する。 
4-1．血液粘性パラメータの導出 
ヘモグロビン量の時間変化による減少は、血液の流動性と何らかの関係があることが予
測される。 
 
実際には血液は、 
Ⅰ．流速度が小さいときに赤血球が互いに集合し、流れを更に悪くする。（赤血球集合の
程度の個人差） 
Ⅱ．血管が加圧により細くなると、赤血球は変形し、血管中を流れようとする。（赤血球
の変形能の個人差） 
Ⅲ．ヘマトクリット値（血液中に占める赤血球の容積の割合）の大小 
 
以上のような複雑な粘性特性を示すが（血液レオロジーの性質）、ここでは血液の粘性が
常に一定（ニュートン流体）と仮定し、加圧時におけるヘモグロビン量減少の時間積分と
血液の流動性との関係を導出する。 
第 2 章で述べた圧印加時の血液動態より、血液量 Q をヘモグロビン濃度に置き換える
とヘモグロビンの時間変化は 
 
 
（4-1） 
 
 
ここで、Q0 は t=0 における初期血液量、α は粘性の逆数相当でサラサラ度の程度（この
値が大きいとサラサラになる）を示すパラメータである。Fig.4-1 にヘモグロビン濃度時間
変化と α との関係を示す。 
0
0
0
1
1 1
QQ Q tt Q
αα
= =
++
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Fig.4-1 ヘモグロビン濃度時間変化とαの関係 
 
4-1-1．面積積分を用いた導出 
 積分公式、 
 
1 1 lndt at b
at b a
= +
+∫
                    （4-2） 
 
を用いると、（4-１）式の積分は、 
 
0 0
0
1 1 ln 1
1
Qdt Q dt Q tQ t αα α= = ++∫ ∫              （4-3） 
 
積分区間を時刻 0（このときの血液量は Q0 ）から時刻 T1 までとると、 
1
0 1
0
1 ln 1
T
Qdt Q Tα
α
= +∫                     （4-4） 
 
ここで、面積積分を初期ヘモグロビン量 Q0 に対して K 倍（ K < 1 ）、つまり Q=KQ0 
となる時刻 T1 まで行うことを考える。 
 ここで、（4-1）式より 
 
ヘモグロビン濃度（％）
時間
α：大
α：小
血液量Qをヘモグロビン濃度
に置き換える
Q0
0
0
T1
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0 1
11Q T
K
α + =                         （4-5） 
 
の関係が成立する。 
（4-5）式を（4-4）式に代入すると、 
 
1
0 1
0
1 1 1 1ln 1 ln ln
T
t
Q dt Q T K
K
α
α α α
=
= + = = −∫            （4-6） 
 
つまり、 
1
0
1 1
ln
T
t
Q dt
Kα
=
= − ∫                        （4-7） 
 
このように積分終了時点 T1 を初期ヘモグロビン量の K 倍（K < 1 ）ととれば、初期血
液量に依存しないαの推定ができることになる。 
 
推定したヘモグロビン濃度曲線から、血液粘性パラメータは、 
 
2
1
1 1 ( )
ln
T
t T
Q t dt
K
µ
α =
= = − ∫                     （4-8） 
で与えられる。 
ここで、時刻 T1 のときの血液量を Q1 とすれば、時刻 T2 は Q2=KQ1（ K < 1 ）とな
るような時刻である。 
また、一般に血液量 Q(t) はヘモグロビン量 c(t) に比例するので、（4-8）式は、 
 
2
1
1 1 ( )
ln
T
t T
c t dt
K
µ
α =
= = − ∫                      （4-9） 
 
と書くことができる。 
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4-2．短時間加圧時の評価法 
 
4-2．血液粘性パラメータ計測の評価 
 
以前の解析法（以下「 BVA 」という）は、あるヘモグロビン量から測定を行い、光強
度や組織の光減衰に依存しないように、受光強度時間波形の面積比を粘性パラメータ推定
値としている。 
また以前の解析法 BVA は、計算が簡単であり、測定波形の性質をそのまま反映できる、
実験的検討では安定してパラメータ推定ができていた、などの利点があったが、理論的な
血液流動との結びつきは弱く、BVA 解析値は粘性パラメータ μ に対し、一般に非線形な
関係にあることが挙げられていた。 
 
 
1）粘性と血液粘性パラメータとの線形性 
 
以前の解析法 BVA の解析値は粘性パラメータ μ に対し、一般に非線形な関係にあり、
粘性が高くなるにつれ BVA の解析値は頭打ちとなり、高い粘性値を示す人のパラメータ
推定の精度が悪くなる問題があった。 
そこで、今回提案した血液粘性パラメータ（以下「 VP 」という。）では、以前の解析法 
BVA と比較すると粘性パラメータ μ に対し線形性があることが確認できた。以下にその
詳細を述べる。 
 
 
以前の解析法 BVA では、無限時間後の受光強度を加圧開始から 10 秒後としていたが、
実際は 10 秒以後においても毛細血管における血液の流出が起こっている。結果、血液粘
性推定に誤差が生じていた。 
そこで無限時間後の受光強度の最適な値を求めるため、無限時間後の受光強度変化によ
る粘性パラメータ推定値をシミュレーションで評価を行った。 
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＜ シミュレーション条件 ＞ 
１．電気回路モデルを用いて、粘性パラメータ μ に対してのヘモグロビン濃度 c(t) の
時間変化を計算する。 
0
1( )
1
c t c
tα
=
+
                        （4-10） 
  ただし粘性 μ は、 
1µ
α
=                             （4-11） 
  で与えられる。 
 
２．K の値の設定する。 
K の値を 0.5 とする。 
つまり、Q2=0.5Q1 となり、Q2 は Q1 の半分のヘモグロビン量ということを表す。 
 
３．血液量が 0 の時（無限時間後）の受光強度を求める。 
得られる受光強度から経験的に無限時間後の受光強度を以下のように推定を行う。 
 
( )0, 10 10 5*estI I I Iγ= + −                     （4-12） 
 
ここで、 
γ：推定受光強度係数 
10I ：加圧開始から 10 秒後の受光強度 
5I ：加圧開始から 5 秒後の受光強度 
 
 γ を 0.5、1.0、1.5、2.0 と変化させたときの粘性パラメータ推定値( VP )のシミュレー
ション結果を Fig.4-2(a)~(d) に示す。 
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Fig.4-2 (a) 推定受光強度係数 0.5 のとき 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig. 4-2 (b) 推定受光強度係数 1.0 のとき 
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Fig. 4-2 (c) 推定受光強度係数 1.5 のとき 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig. 4-2 (d) 推定受光強度係数 2.0 のとき 
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Fig.4-2 (a)~Fig.4-2 (d) を比較すると、Fig.4-2 (c) が与えた粘性 μ に対して、最も線形
性があることが確認できる。よって人の循環系が電気回路モデルに近似できるとすると、
推定受光強度係数は 1.5 が最適だと考えられる。以前の解析法 BVA と血液粘性パラメー
タ VP との比較図を Fig.4-3 (a)、Fig4-3 (b) に示す。 
また、Fig.4-3 から血液粘性パラメータ VP は以前の解析法 BVA と比べ、粘性に対し
て線形性があることがわかる。 
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Fig.4-3 (a) 与えた粘性 μ による BVA 解析値の変化 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.4-3 (b) 与えた粘性 μ による 粘性パラメータ推定値( VP )の変化 
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2）ヘモグロビン濃度積分区間の設定 
 
血液粘性パラメータ VP は 4-1 で記したように、時刻 T1 のときの血液量を Q1 とすれ
ば、Q2=KQ1（ K < 1 ）となるような時刻 T2 までの積分面積に比例する。 
ここで、血管中の血液の流れは血液のレオロジー的性質により、毛細血管に圧力が加わ
った直後の血液流動、毛細血管が十分に圧迫された状態の血液流動は違う振る舞いを見せ
ると考えられので、圧が加わった直後のヘモグロビン濃度（ヘモグロビン濃度：高い）か
らの解析、十分に圧迫された状態のヘモグロビン濃度（ヘモグロビン濃度：低い）からの
解析の 2 つを提唱し、それぞれのパラメータ名を『 VP0.5 』、『 VP0.2 』とした。 
 
１．VP0.5（ヘモグロビン濃度積分区間 0.5% ~ 0.25%） 
２．VP0.2（ヘモグロビン濃度積分区間 0.2% ~ 0.15%） 
 
VP0.5 、VP0.2 の積分区間例を Fig.4-4 に示す。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.4-4 時間－ヘモグロビン濃度推定値（積分区間の例） 
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4-3．血液レオロジーと血液粘性パラメータ 
 
ここでは、血液レオロジーと血液粘性パラメータ（ VP ）の物理的な結びつきについて
検討する。 
常に同一箇所で測定を行う条件の下、VP の大きいとき、小さいときに対して毛細血管内
で起こる物理現象として、 
 
事象 １．血液中の成分による変化 
事象 ２．血管の内皮細胞の変化 
事象 ３．血管の閉鎖による血管抵抗の変化 
事象 ４．径の大きさによる血管抵抗の変化 
 
以上のような現象が起こると考えられる。 
上記の物理現象が起こるとすれば、VP を測定することにより血管内皮細胞の評価、循環
器系疾患の予防が期待できると考えられる。 
 
事象 １は、中性脂肪、総タンパク、ヘマトクリット値の変動による血漿成分の変化、赤
血球の変形能の低下などにより起こると考えられる。 
事象 ２は、ストレスにより、No（一酸化窒素）、Nox（窒素酸化物）等の生化学物質が
内皮細胞から放出されたとき起こると考えられる。 
事象 ３、事象 ４ は、疾病や体温変化により、毛細血管の萎縮、閉鎖が起こり、血管抵
抗が変化するとき起こると考えられる。第 2 章で述べたように、血管抵抗は血管の内径の 
4 乗に反比例する。 
 
毛細血管内で起こる各事象のモデル図を Fig.4-5、Fig.4-6、Fig.4-7、Fig.4-8 に示す。 
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Fig.4-5 事象 １．血液中の成分による変化 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.4-6 事象 ２．血管の内皮細胞の変化 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.4-7 事象 ３．血管の閉鎖による血管抵抗の変化 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.4-8 事象 ４．径の大きさによる血管抵抗の変化 
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第 5 章 計測装置 
 
本章では、計測装置の試作機概要と仕様について述べる。 
 
5-1. 計測装置概要 
 
 本計測装置は、LED と光センサの間に光遮蔽物を設けたセンサ系を用いている。また、
加圧機構は加圧の押し込み深さによらず、一定圧になる電気式加圧アクチュエータを用い
ている。検査部位は指とした。 
 
Fig.5-1-1、Fig.5-1-2、Fig.5-1-3 に計測装置の写真を添付する。 
 
 
 
Fig.5-1-1 測定装置の全体写真 
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Fig.5-1-2 検査部位固定ホルダー 
 
 
 
Fig.5-1-3 センサ系 
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 (1)計測装置の特徴 
 
(i)手置き台 
 
 パソコンのマウスを握るように手に自然な状態で計測が行えるような、手置き台となっ
ている。(Fig5-1-4) 
 
 装置の表面はシリコンシートで覆われ、手が汗ばんでいても滑りにくいようになってい
る。また、シリコングリップは着脱式になっており、手の大きさに合わせて 3 種類の中か
ら選択することができる。 
 
 
 
Fig5-1-4 新装置の全体写真 
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(ii)位置合わせ機構の設置 
 
 光学センサと指との位置補正を行なえるような、指位置調整機構となっている。模式図
を Fig.5-1-5 に示す。 
 
1mmアクリル板
光装置
指位置固定具
指
光センサー
指ホルダー
指ホルダー固定具
 
 
Fig.5-1-5 指位置調整機構の模式図 
 
Fig.5-1-5 の 1mm アクリル板の枚数を調整することにより、センサと指との位置関係を調
整することができる。 
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(ii)位置合わせ機構の設置 
 
Fig.5-1-6 はアクリル板の位置を変えたときの状態を示したものである。この機構により、
最大 4[mm]まで指の位置を動かすことができる。 
 
指ホルダー
指位置固定具
1mmアクリル板
指
光センサー
光装置
指ホルダー固定具
 
 
Fig.5-1-6 指位置調整機構の模式図 
 
 
 また、測定中の指の移動を防ぐための機構として、「指位置固定具」というものが設けら
れている。この器具には小さいポールが付いており、測定中はそのポールの先端に指先を
当てておくように被測定者が意識することで、位置の変動を防ぐものである。さらに、指
の表面を覆うホルダーにシリコン製の薄い膜を貼り付け、そして、そのホルダーが動かな
いようにするために固定具を両端から取り付けてある。この結果、アクチュエータの加圧
による指全体の変動を抑えることができる。 
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5-2. 計測装置仕様 
 
 計測装置のブロック図を Fig. 5-2-1 に示す。 
 
 
 
Fig.5-2-1 計測装置のブロック図 
 
 この計測装置での測定の流れを説明する。 
加圧アクチュエータにより、指に圧力を印加すると同時に、LED から光を生体（毛細血
管）へ向け照射し、生体から伝播されてきた光を光検出器で検出し、感知した光を電圧に
変換する。その信号をプリアンプにて増幅、高周波信号の除去を行い、マイコンボードへ
取り込む。マイコンボードで AD 変換を行ない、LAN ケーブル を介してデータを PC に
取り込む。PC にて得られたデータを用いて血液パラメータを算出する。 
 
 Table.5-2-1 に計測装置の仕様を記す。 
 
 
 
 
 
 
 
Table.5-2-1 計測装置の仕様 
光源 TLXE1005（緑色光：572nm） 
光検出器 BCS5030G1（可視光センサ） 
加圧機構 電気式加圧アクチュエータ 
印加圧力 46～252mmHg 
サンプリング周波数 76Hz 
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第六章  上腕部駆血試験 
 
 ここでは、マンシェットにより腕部を一定時間駆血し、その後マンシェット圧を開放した後の血液パ
ラメータの応答について評価する。 
  
6-1. FMD 測定の概要、測定法 
従来知られている FMD 検査の概要及び臨床意義について記す。 
＜FMD(Flow Mediated Dilation) 血流依存性血管拡張反応評価＞ 
FMD 検査の臨床意義： 
 FMD 検査とは、マンシェットによるカフで腕部を駆血し、駆血を解放した後、血管拡張作用を持つ
一酸化窒素（ＮＯ）が血管内皮細胞より産生され、血管拡張反応が生じる。この時の血管の拡張具合を
見る検査である。（※全血管の最内壁に血管内皮細胞が存在する。） 
 血管内皮機能が低下しているとＮＯの産生が少なくなり、血管拡張反応が小さくなる。  
 
ここで、FMD の既存手法と本研究における加圧光センサ法との比較を示す。 
 
 
 
 
 
 
 
 
FMD(Flow Mediated Dilation) 血流依存性血管拡張反応評価 
 本研究の提案手法である加圧光センサ法は、上記で上げたように、課題として血液量の絶対的な計測
が困難である（非侵襲的手法である以上はこれが課題となる）。しかし、FMD 検査は、駆血前と駆血後
での相対的な計測であるため、上記の課題の影響は軽減される。 
 さらに、加圧による血液流出及び血液再還流によって、微小循環（細動脈・毛細血管）を分離した複
数パラメータでの評価を行うことが、加圧光センサ法の最大の特徴である。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
超音波血管
内皮機能検査
プレチスモグラフィ
加圧光センサ法
（提案手法）
駆血部位
前腕部
上腕部
上腕部
測定部位
上腕動脈
の径の変化
指尖部、前腕部
等の容積変化
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変化
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反射光変化
課題
測定に手技を要する
高価である
カフが消耗品であり
高価
血液量の絶対的な
計測が困難
測定手法
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Fig6-1-1 測定写真 
 
 
 
 
 
 
 
 
＜測定プロトコル＞ 
① 比較的長い（10sec）強加圧により生体組織のみの光吸収量を推定する。 
② 座位安静状態で血液流出―再還流測定を繰り返し行う（Control 実験）。 
③ マンシェットにより右上腕部駆血を 5 分間行う。 
④ 上腕部駆血解除後、短時間加圧シーケンスによる血液流出―再還流測定を繰り返し行う 
 
ここで、血液パラメータの解析の前に、上記プロトコルで得られる・駆血前・駆血中・駆血後 のヘ
モグロビン相当量波形の変化の例を示す。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig6-1-2 測定時ヘモグロビン相当量波形 
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＜解析方法＞ 
 解析には、以下の 5 パラメータを用いる。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig6-1-3 測定パラメータ 
 Qr：強加圧終了時の残留ヘモグロビン相当値[%mm] 
  加圧(252mmHg)によっても流出しない血液量に関係 
 ΔQp1：弱加圧開始後 1 心拍目における再還流ヘモグロビン相当値[%mm] 
  最初の拍動での血液流入量に関係 
 Qp3：弱加圧開始後 3 心拍目における最大ヘモグロビン相当値[%mm] 
  外部圧力(69mmHg)が加わっている時の平衡血液量に関係 
 ΔQpE：弱加圧最終心拍目におけるヘモグロビンの変化量相当値[%mm] 
  外部圧力(69mmHg)が加わっている時の細動脈の血液量変化に関係 
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6-2. プレチスモグラフィとの同時計測 
既存のプレチスモグラフィに Endo-PAT2000 というものがある。 
Endo-PAT200 とは、イスラエルの Itamar medical 社が制作したものであり、両手の人差し指にプロ
ーブを取りつけ、右腕上腕部をカフにより圧迫し、血管の拡張をみるものである(RHI 値として表示)。 
今回、自治医科大学と共に、本研究装置(以下 CFI)と Endo-PAT の同時計測を行い、本研究の有効性
を確認した。 
 
【実験方法】 
 Endo-PAT を両指の中指に装着し(本来、人差し指に装着するが CFI は人差し指でなければならない
ため、中指に装着した)、CFI 装置で測定を行った。 
 なお、本来 CFI 測定では、人差し指から血液変動を、中指から指の温度を測定していたが、今回中指
に Endo-PAT が装着されているため、温度の測定は行っていない。 
被験者は 50 代男性 1 人、20 代男性 1 人の計 2 人である。 
 
1. CFI 装置において、10 秒加圧測定と血液流出-再還流測定のコントロール実験(基となる安静時の実
験)を行う。 
2. Endo-PAT において、安静時での測定を 5 分間行う。 
3. 駆血を行い、CFI と Endo-PAT の同時計測を開始する。 
4. 5 分後、駆血を解除し、5 分間同時計測を行う。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig6-2-1 測定写真 
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【実験結果】 
Endo-PAT の測定結果を以下に示す。 
被験者 A  50 代男性(M)  RHI 値 2.93 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig6-2-2(a) 被験者 A [50 代男性(M)] Endo-PAT 波形 
被験者 B 20 代男性(T)  RHI 値 2.60 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig6-2-2(b) 被験者 B [20 代男性(T)] Endo-PAT 波形 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
    
 
 
 
右手 
左手 
右手 
左手 
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 CFI と Endo-PAT の比較 
CFI、Endo-PAT は共、血管の拍動信号と密接な関係にあるため、呼吸やその他の要素により波形が乱
れやすい。そのため、今回 50 秒の移動平均処理を共のデータに行った。 
 
波形から、Matlab で制作したプログラムを用い(サンプリング周期：1.16sec)、データを数値化し、50
秒の移動平均を掛けたグラフを以下にしめす。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig6-2-3 Endo-PAT50 グラフ(50 秒移動平均) 
Endo-PAT のパラメータ RHI 値は以下の式から導出される。 
DC
BAindexPATRH =−  
A：Ra 区間より推定 
B：Rb 区間より推定 
C：La 区間より推定 
D：Lb 区間より推定 
 
今回、区間 Rb、Lb、La はほぼ安定していると考えられるので、CFI と比較する上で、Endo-PAT の波
形は、区間 Ra の振幅(プラス側+マイナス側)を用いた。 
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脈拍の振幅を見ている Endo-PAT と同様な、ΔQpE を比較対象とした。 
駆血解除後における CFI パラメータΔQpE と Endo-PAT を下に示す。 
なお、双方 50 秒移動平均を行っている。 
ΔQpE は Control 実験の値で正規化している。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig6-2-4(a) ΔQpE と Endo-PAT 比較 
CFI パラメータΔQpE と Endo-PAT の相関を下に示す。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig6-2-4(b) ΔQpE と Endo-PAT 相関 
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他 CFI パラメータを下に示す。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig6-2-5 Qr、ΔQp1、Qp3 の駆血解除後の応答 
 
【結論】 
Endo-PAT と、同様な部分を見ているだろうと思われる CFI パラメータであるΔQpE は、FMD 測定
時、Endo-PAT で得られる波形とほぼ同等の動きをしていることが確認され、2 人の被験者に対して高
い相関があるという結果が得られた。 
また、他の CFI パラメータは Edno-PAT と応答が異なり独立したパラメータであると思われる。 
Endo-PAT は非観血的に簡単に測定できる装置であるが、本体が高価であり、また、プローブが使い
捨てかつ高価であるため、測定にコストが掛かる。 
本装置は、比較的安価であり、測定ごとに交換が必要なものはないため安価である。また、加圧力を
変化させ測定を行うため、他にも血液に関するパラメータを得られる。 
今後、被験者の数を増やし、比較を行う必要があるが、本研究装置の有効性を確認できたと考えられ
る。 
 
 
 
0.0
0.2
0.4
0.6
0.8
1.0
1.2
0 1 2 3 4 5
ΔQp1
0.0
0.2
0.4
0.6
0.8
1.0
1.2
0 1 2 3 4 5
Qr
Qp3
C
F
I 
p
a
ra
m
et
er
 [
%
m
m
]
Time [min.] Time [min.]
被験者A 被験者B
C
F
I 
p
a
ra
m
et
er
 [
%
m
m
]
C
F
I 
p
a
ra
m
et
er
 [
%
m
m
]
 59
7 章 血管機能評価のための新たな光センサでの血管評価法 
 
FMD 測定で血管の拡張(形態評価)をみているが、FMD を行うことにより、血管の様々な
機能が変化していると思われる。ここでは、その血管の機能評価を行うための新たな光セ
ンサについて述べる。 
 
新光センサの特徴を以下に示す。 
・三色の LED と受光素子が搭載されており、三色光による同時計測が可能 
 酸化、還元ヘモグロビンの吸光係数の異なる波長を使用するため、アクチュエー 
タによる加圧や、上腕部駆血による血管内の溶存酸素量の動きを観測できる可能 
性がある。 
・遮光板の厚みが変更可能 
 遮光板の厚みを変更することで、光の皮膚進入深さの変更が行える。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
光センサの LED は下の三色を用いた。 
 
 
 
 
 
 
 
 
  青(470nm)緑(530nm)赤(630nm)
HbO2 40.3 57.2 0.63 
Hb 19.2 49.5 6.38 
遮光板 
厚み変更可能 
各波長に対応
した受光素子 
三波長 LED 
470、530、630nm 
接触センサ 
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7-1 遮光板の厚み変更による毛細血管、細動脈の分離 
LED と光センサの間にある遮光板の厚みを変更することで、皮膚内の進入深さを変更す
ることで毛細血管と細動脈を分けて測定する方法について述べる。 
 
7-1-1 進入深さ理論式 
下に、皮膚の構造を元に皮膚の光伝搬モデル(真皮 真皮 3 層皮膚モデル)を示す。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-1-1 光の皮膚侵入概略図 
Wi、dz を含む直角三角形を考えた時、 
i
z
i
w
d
=θtan        (7-1) 
Wo、dz を含む直角三角形を考えた時、 
 
o
z
o
w
d
=θtan        (7-2) 
is
z
o
ww
d
−
=θtan       (7-3) 
よって以下の二式が立てられる。 
iiz wd θtan⋅=        (7-4) 
 ( ) oosz wwd θtan⋅−=       (7-5) 
この連立方程式を解くと、以下の式が表せる。 
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tanθi、tanθo はそれぞれ以下の式で表せるため、 
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式は以下のようにあり、遮光板の厚みのみで皮膚の進入深さの変更が可能である。 
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d     (7-9) 
 
細動脈を含む皮下組織皮膚進入深さは 1mm ほどであるため、毛細血管と細動脈を分離し
て考えるには、進入深さが 0.4～1.2 付近の 4 つの侵入深さになるような遮光板が必要にな
ると考えられるため、新光センサの遮光板は表 1 の 4 種類を使用した。 
表 1 遮光板の厚みと皮膚進入深さ 
 遮光板 1 遮光板 2 遮光板 3 遮光板 4 
厚み[mm] 0.7 1.0 1.25 1.5 
皮膚進入深さ[mm] 0.42 0.66 0.89 1.17 
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7-1-2 皮膚進入深さシミュレーション 
式(8)で求めた進入深さが正確であるか、光伝搬シミュレーションによって得られる進入深
さと比較した。 
シミュレーション条件を下に示す。なお、遮光板は表 1 の 0.7、1.0、1.25、1.5[mm]の 4
つの厚みのシミュレーションを行った。 
 
 
 
 
 
以下に光伝搬シミュレーションの結果を示す。 
     遮光板厚み 0.7[mm]       遮光板厚み 1[mm] 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
    遮光板厚み 1.25[mm]       遮光板厚み 1.5[mm] 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.7-1-2(a)～(b) 
 
以上より、光伝播シミュレーションより得た皮膚進入深さが式(8)で求めたものとほぼ等し
いため、式(8)は正しいと考えられる。 
センサ間の距離 wd 4.184[mm] 
LED と皮膚の距離 hi 2.5[mm] 
光センサと皮膚の距離 ho 1.8[mm] 
刻み幅   0.01[mm] 
0.43mm
2mm-2mm
2mm
1mm
2mm-2mm
2mm
1mm
0.66mm
2mm-2mm
2mm
1mm
0.90mm
2mm-2mm
2mm
1mm
1.18mm
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7-1-3 生体模擬散乱体を用いた、皮膚進入深さ実験 
皮膚進入深さが、理論式、シミュレーション通りであるか実際の光センサと生体模擬散
乱体を用いて測定を行う。 
[実験方法] 
xyz ステージの上に光センサを固定し、光センサの上方向に散乱体を置き、徐々に光セン
サからの距離を離していき、受光男強度が変化する距離がシミュレーションで得られた進
入深さと同様の距離となるか確認した。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-1-3(a) 実験図 
以下に結果を示す。 
点線は各遮光板での理論上の進入深さ。 
・赤色波長使用時 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-1-3(b) 赤色波長での受光強度 
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・緑色波長使用時 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-1-3(c) 緑色波長での受光強度 
・青色波長使用時 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-1-3(d) 青色波長での受光強度 
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7-2 三波長測定による血液流出測定、拍動信号の確認 
 
7-2-1 生体信号を用いた、皮膚進入深さ実験 
新センサの光が、実際に生体に深く進入するか、光センサで実際の生体信号を測定する
ことにより確認する。 
確認に使用する生体信号は拍動を用いる。拍動は、主に動脈によって検出されるため、
皮膚進入深さが深いほど、大きくでるはずである。 
 
[実験方法] 
 アクチュエータにより、拍動信号が観察される程度の弱い加圧(69mmHg)を行い、それぞ
れの遮光板での拍動の振幅(Δv)を比較する。 
 3 人の被験者で実験を行った。 
拍動信号は、細動脈の信号を見ているため、酸化ヘモグロビンの吸光係数を使用した。 
 
[実験結果] 
Fig7-2-1(a)に各波長での拍動信号を示す。なお、厚さ 1[mm]の遮光板を使用している。 
 Fig7-2-1(b)に各波長、各遮光板での被験者 3 人分の拍動の振幅のグラフを示す。 
赤、緑、青すべてにおいて各遮光板で拍動が観測された。そのため、どの遮光板も、波
長であっても、細動脈に進入しているため、測定が可能と思われる。 
 また、拍動の振幅が赤＞緑、青のため、赤色波長は細動脈や、さらに深い血管を見てい
ると考えられる。 
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Fig7-2-1 (a) 各波長での拍動信号 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-2-1 (b) 各波長、各遮光板での拍動振幅 
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7-2-2 三波長を用いた 10 秒加圧測定 
 
血液流出-再還流測定を、三波長測定、進入深さを変えて行うとこにより、血液の流出、流
入、拍動信号が、測定深さが異なる時、どのように変化していくか、また、血管内の酸素
飽和度がどのように変化しているか確認を行う。 
 
[実験方法] 
三波長光センサにおいて、10 秒間の一定強化圧(252mmHg)を行う。 
 
以下に結果を示す。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-2-2(a) 10 秒加圧時の三波長波形 
 
【青色、緑色の比較】 
各波長において、LED の光度、受光素子の感度が異なるため、比較が行いづらい。また、
酸化、還元ヘモグロビンの比率が分からないため、吸光係数が酸化、還元で異なる青色波
長は血液量への変換が行えない。今回、緑色と青色の比較を行うために最終受光強度(無限
時間加圧を行い血液が抜けきり生体のみと考えられる受光強度)で正規化を行った。 
なお、任意時刻の受光強度/最終受光強度が上がるということは、血液量が減っているとい
うことである。 
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Fig7-2-2(b) 緑色、青色波長での波形 
 
任意時間の受光強度/最終受光強度は以下の式で表せる。 
 ( )lc
IrT
IrB
ε−= exp    (7-10) 
 
 
 
 
 
 
もし、緑色、青色が同じ点を見ているのであれば、濃度 c、光路長 l は等しい。 
そのため、緑色に対して青色の値が高いならば、緑色にくらべ吸光係数εが小さいと思
われる。また、緑色、青色のヘモグロビンに対する吸光係数は 
緑色：酸化還元ヘモグロビンの吸光係数がほぼ等しい 
 青色：  酸化ヘモグロビン 40.3[mm-1] 
  還元ヘモグロビン 19.2[mm-1] 
であるため、血液量の時間変化を表している緑色に比べて青色の受光強度が相対的に大き
くなるということは、青色に対する吸光係数が相対的に小さくなることであり、酸化ヘモ
グロビンに対して還元ヘモグロビンの割合が多くなるということになる。 
上波形では、加圧初期は緑＜青であり、徐々に緑＝青となってくため、加圧により血管
内の還元ヘモグロビンが先に流出していくと思われる。 
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上記を式によって示す。 
緑波長は Lambert-beer 則を用いて、 








−=
Gf
Gt
G
G I
ICl ln1
ε
      (7-11) 
青色波長の吸光係数は酸化、還元 Hb の比で変化するため、時間で変化すると考えると。
Lambert-beer 則を用いて 
 ( )








−=
Bf
Bt
BB I
IltC lnε       (7-12) 
BG ll = であるならば、式()()より、青色波長の吸光係数は以下のようになる。 
 ( )
















=
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Bf
Bt
B
I
I
I
I
t
ln1
ln
ε
ε       (7-13) 
 
BG ll 、  ：緑色波長、青色波長の光路長[mm] 
BfGf II 、 ：緑色波長、青色波長での最終受光強度[V] 
BtGt II 、 ：緑色波長、青色波長での任意時間あたりの受光強度[V] 
Gε  ：緑色波長での吸光係数[mm-1] 
( )tBε  ：青色波長での吸光係数[mm-1] 
C ：ヘモグロビン濃度[%] 
 
青色波長のヘモグロビンの吸光係数は、酸化 Hb：40.3[mm-1]、還 Hb：19.2[mm-1]である
ため、 
( )tBε ⇒大：血液内の酸化ヘモグロビンの割合が増加 
( )tBε ⇒小：血液内の還元ヘモグロビンの割合が増加 
となり、青色波長の吸光係数の増減を見ることで、血液内の溶存酸素量の動きを確認する
ことができる。 
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Fig7-2-2(b)の緑色、青色波形の比較を青色波長の吸光係数に変換したグラフを下に示す。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-2-2(c) 10 秒加圧時の青色波長の吸光係数の動き 
 
上グラフを見ると、10 秒加圧を行うことにより、加圧直後から加圧開始 5 秒時において、
青色波長の吸光係数が増加しており、血液内の酸化ヘモグロビンの割合が増加しているこ
とが、確認できる。 
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【赤色の検討】 
赤色は血液に対する吸光係数が低く、血管の深い部分、細動脈、動脈を主に見ていると思
われる。動脈の酸化ヘモグロビンの濃度は標準 90%以上を超えているとされているため、
酸化ヘモグロビンの吸光係数を用いて、受光強度からへ血液量相当値に変換した。 
以下に各遮光板での赤色波長でのヘモグロビン相当量を示す。 
赤色波長では、加圧後急激に血液が流出し、その後、加圧中であっても血液が流入してい
く。また、拍動信号が観測される。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-2-2(d) 各遮光板に対する 10 秒加圧時赤色波長でのヘモグロビン量 
また、各遮光板での値の差分を取ると、その差分の区間のみの血液量が評価できると思わ
れる。三人分の被験者の波形を以下に結果を示す。 
 
 ・被験者 A 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-2-2(e) 被験者Ａ 赤色波長でのヘモグロビン量 
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 ・被験者 B 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-2-2(f) 被験者 B 赤色波長でのヘモグロビン量 
 
 ・被験者 C 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-2-2(g) 被験者 C 赤色波長でのヘモグロビン量 
 
被験者によって、血液量の変化大きい進入深さが異なる。 
個人の血管の深さなどの違いを確認できる可能性がある。 
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7-3.二波長を用いた FMD 測定 
血液再還流測定による FMD 測定において、血液内の溶存酸素量がどのように変化してい
くか、緑色波長、青色波長を用い確認を行った。 
 
[実験方法] 
厚み 1[mm]の遮光板を用い、三波長光センサにおいて、FMD 測定を行った。 
二人の被験者で行った。 
 
[実験結果] 
座位安静時、上腕部駆血中での緑、青色波長の血液再還流測定の波形を Fig7-3-1 に、上
腕部駆血解除後を Fig7-3-2(a)、(b)に示す。 
 各状態での青色波長の吸光係数を Fig7-3-3(a)に、移動平均をかけたものを Fig7-3-3(b)に
示す。 
 Fig7-3-3(b)をみると、強加圧時において、20 代男性(M)は、座位安静時から上腕部駆血
直後で血液内の酸化ヘモグロビンの割合が増加しているのに対し、50 代男性(Y)は、座位安
静時、上腕部駆血直後では酸化、還元ヘモグロビンの割合は変化せず、駆血解除後、酸化
ヘモグロビンの割合が増加しており、上腕部駆血前後での、血液内の酸素割合の動きは個
人によって異なることがわかる。 
今後被験者を増やし、上腕部駆血前後での血液内酸素割合の動きの、性別や、年齢などで
の傾向を調べる必要がある。 
 
・座位安静時、上腕部駆血中 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-3-1 座位安静時、上腕部駆血中での緑、青色波長(50 代男性(Y)) 
Fig7-3-1 座位安静時、上腕部駆血中での緑、青色波長 
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・駆血解除後 20 代男性(M) 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-3-2(a) 駆血解除後での緑、青色波長(20 代男性(M)) 
・駆血解除後 50 代男性(Y) 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-3-2(b) 駆血解除後での緑、青色波長(50 代男性(Y)) 
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・各状態での青色波長の吸光係数 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-3-3(a) FMD 測定における青色波長の吸光係数 
 
・各状態での青色波長の吸光係数(1 秒の移動平均) 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig7-3-3(b) FMD 測定における青色波長の吸光係数(1 秒の移動平均) 
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第 8 章 結論 
 
8-1．結論 
 
本論文では、 
◆本研究装置を用いた上腕部駆血実験方法を提案した。 
既存の医療装置で得られるパラメータと相関のあるパラメータが得られた。 
既存の医療装置と応答の異なるパラメータが得られた。 
 
◆FMD 測定での血管の機能評価を目的とした。新たな光センサを提案、検討した。 
三波長を使用することにより、細動脈を主とした測定や、血管内の酸化、還元ヘモグロ
ビンの割合の測定の可能性を示した。 
深さ分解能を得た、新たな測定の可能性を示した。 
 
8-2．今後の課題 
 遮光板変更を行った FMD 測定により、FMD 時の応答が血管の深さでどのように変わっ
ていくか、実験を行う必要がある。 
 今回提案した手法は、既存の対応する検査が無い全くの新しい手法であるため、この検
査法の正当性が証明しにくいという問題がある。よって今後、大規模で長期的な臨床研究
を行っていくことが重要である。 
 77
参考文献 
 
1. 日本エム・イー学会編、“血液のレオロジーと血流”、コロナ社（2003） 
2. L.Goldman R.J.Rockwell, “Lasers in Medicine”, Gordon & Breach, N.Y. (1971) 
3. 鴫谷亮一他編、“循環器系の力学と計測”、ＭＥ選書１２ 第三章 コロナ社（1971） 
4. I.V.Meglinskii,"Monte Carlo simulation of reflection spectra of random multiplayer 
media strongly scattering and absorbing light", Quantum Electronics 
31(12),p1101-1107(2001) 
5. 佐藤信紘編、“生体の光学特性”、医用電子と生体工学、２４，４、pp.22-27 (1986) 
6. I.V.Meglinsk,S.J.Matcher,"Computer simulation of the skin reflectance spectra", 
Computer Methods and Programs in Biomedicine, 70,pp.179-186 (2003) 
7. http://www.mdcosme.co.jp/skinstory/skinstory1.html 
8. www-linac.kek.jp/seminar/2004/shimadaOHP2.pdf 
9. http://www.naoru.com/kensa1.htm 
10. http://www.geocities.co.jp/HeartLand-Suzuran/9389/kekkan/index.html 
11. http://bme.pe.u-tokyo.ac.jp/research/vessel/vessel.html 
12. Westerhof N,et.al.Med Biol Eng Comput 2009;47:131–41.） 
 
 
 78
謝辞 
 
 本研究を進めるにあたって、ご多忙の中、懇切丁寧なご指導・ご協力を賜りました群
馬大学工学部電気電子工学科 山越芳樹教授に深く感謝申し上げます。研究に関する貴重
なご意見をくださり、サポートなどをしてくださった遠坂俊昭教授、 保谷和男教授、 三
輪空司准教授、 荻野毅技官、研究を共に行い、実験やデータ解析にご協力いただきまし
た修士 2 年生 森村隆志氏、修士 1 年生 中路祥彰氏、学部 4 年生 稲村昂彦氏、大島
龍介氏、貴重な時間を割いて実験に協力してくださった多くの被験者の皆様に御礼申し上
げます。 
 
